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oportunidad  de  trabajar  en  este  proyecto,  así  como  su  inestimable  ayuda  y  sus 























La  motivación  principal  de  este  proyecto  es  el  estudio  mediante  técnicas 
ingenieriles de problemas asociados a  la biomedicina, con el propósito de mejorar  la 





lumbar  desarrollada  por  Moramarco  (1)  validandolo  con  los  datos  existentes  el  la 
bibliografía  (2).  Este  modelo  supone  una  mejora  significativa  con  respecto  a  los 
modelos  computacionales  que  existentes  ya  que  incorpora  la  geometría  no  sólo  de 
vértebras  y  discos,  sino  de  ligamentos  y  fibras  en  los  tejidos,  necesarios  para  la 
simulación correcta del movimiento. 
 
A  continuación  se  ha  simulado  la  degeneración  del  disco  D45,  variando  sus 
propiedades y comparando los resultados con los efectos reales de la degeneración. 
 




por  comparación  con  la  columna  lumbar  sana,  que  disminuyen  drásticamente  el 




El  incremento de  tensiones en  los discos adyacentes, puede provocar dolor y 
aumentar  la  probabilidad  de  propagación  de  la  degeneración.  Con  el  objetivo  de 
conseguir una técnica quirúrgica que respete el movimiento natural de la columna, se 












































































A  lo  largo de este capítulo se define  la motivación del proyecto 







calidad  de  vida  de  las  personas  que  deben  someterse  a  operaciones  de  implantes 
protésicos en la columna lumbar. 
 
El proyecto se engloba dentro de  la  línea de  investigación dirigida por Amaya 
Pérez  del  Palomar Aldea, Diseño  integral de  prótesis  e  instrumental quirúrgico  para 





de  más  de  16  años,  según  datos  proporcionados  por  una  encuesta  del  Instituto 
Nacional  de  Estadística  en  el  año  2009  (3),  donde  se  aprecia  que  el  16,3%  de  los 
encuestados lo padecen. 
 
La  cirugía  con  la  que  se  trataban  tradicionalmente  los  problemas  de  hernias 
lumbares  y  degeneración  de  discos  intervertebrales  era  la  artrodesis:  una  cirugía 
abierta  consistente  en  la  fusión  de  uno  o  varios  segmentos  vertebrales  mediante 
barras  rígidas  de  metal.  Este  tipo  de  cirugía  acarreaba  diversos  problemas:  los 
derivados  de  la  propia  operación,  que  al  ser  abierta  requería  de  un  postoperatorio 
largo y doloroso con grandes riesgos; y  los problemas asociados a  la modificación del 
entorno mecánico  de  la  columna,  como  la  pérdida  de  libertad  de movimiento  y  la 
aparición  de  mayores  tensiones  en  los  segmentos  adyacentes,  acelerando  su 
degeneración. 
 
Hoy  en  día  las  técnicas  quirúrgicas  han  ido  evolucionando  hacia  una  cirugía 
mínimamente invasiva, que permita un postoperatorio mucho menos traumático para 
el paciente.  Estas  técnicas  tienen un  resultado  igual de  satisfactorio que  el método 

















En  los  últimos  años  son  muchos  los  investigadores  que  han  simulado  la 
biomecánica  de  la  columna  lumbar  mediante  técnicas  de  elementos  finitos, 




et al.  (5) en  los  cuales analizaban discos  sometidos a  cargas axiales. Posteriormente 
Markolf  y Morris  (6)  analizaron  la  contribución  de  los  diferentes  constituyentes  del 
disco. Por otro  lado, Ebara y  sus colaboradores  (7) cuantificaron  las propiedades del 
disco  sano  y  sus  variaciones  con  la  posición.  En  estudios  más  recientes  (8)  se 
caracterizan las propiedades mecánicas de cada una de las lamelas del disco. Desde el 
punto de vista de  la columna como conjunto,  fue Schultz en 1979  (9) el primero en 




La  utilización  de  modelos  matemáticos  y  de  simulaciones  computacionales 
desarrolladas en los últimos años constituye una herramienta potente como ayuda a la 
decisión  clínica.  Modelos  como  el  de  Shirazi‐  Adl  (11)  y  Ezquerro  et  al.  (12)    han 
imitado el comportamiento  fisiológico de  la columna  lumbar sana, pero sin  tener en 
cuenta  su  comportamiento  no  lineal.  De  forma  mucho  más  precisa  estudiaron  la 




Recientemente  Moramarco  et  al.  (15)  han  presentado  un  modelo 
computacional completo que permite reproducir de forma realista el comportamiento 
fisiológico  de  la  columna  lumbar  ante  diferentes  cargas  y  momentos.  El  presente 
proyecto toma como punto de partida este último trabajo 
 







- Fase 1: Simulación  computacional de  la biomecánica  lumbar  sana. Validación 
del  modelo  de  elementos  finitos  calculado  con  el  software  comercial 
Abaqus6.11.  mediante  la  comparación  con  resultados  experimentales.  Se 
comprobará que el comportamiento de  la columna es el natural añadiendo al 
modelo  desarrollado  por  Vincenzo  Moramarco  características  propias  de  la 




de  los  procesos  de  degeneración  lumbar.  Validación    de  la  simulación 
computacional  de  la  biomecánica  lumbar  en  pacientes  con  procesos 
degenerativos. 
 
- Fase  3:  Simulación  computacional  de  una  operación  artrodésica  (técnica  de 









la  inserción  del  espaciador  vertebral  y  la  fijación  de  las  vértebras 
mediante tornillos. 
o Tarea 2: Simulación de una nueva propuesta de cirugía que únicamente 
utiliza el  implante protésico.  Justificación de  ventajas que esta  cirugía 
posee sobre la técnica actual.  

















de  la  anatomía  lumbar  y  de  sus  principales  patologías  que 



















Los  principales  movimientos  de  la  columna  son:  flexión,  extensión,  flexión 
lateral  y  rotación.  Cada  uno  de  los  movimientos  es  el  resultado  de  la  actuación 
conjunta  de  un  grupo  de  músculos.  Las  fuerzas  máximas  que  estos  músculos  son 























La  unión  entre  los  segmentos  óseos  está  formada  por  diversos  tejidos.  En 
primer  lugar,  cada  dos  vértebras  se  mantienen  separadas  mediante  un  disco 
intervertebral. Como interfase entre este disco y el hueso existe un tejido cartilaginoso 
que forma las carillas vertebrales, también conocidas como endplate. Por último, para 
unir  y  permitir  el movimiento  entre  los  segmentos  se  encuentran  los  ligamentos  y 
músculos intervertebrales. 
 
Los  discos  intervertebrales  actúan  como  unión  física  entre  dos  cuerpos 
vertebrales adyacentes; principalmente desempeñan un papel mecánico, resistiendo y 
transmitiendo las cargas a lo largo de los segmentos mientras mantienen la altura y la 













 Los  discos  intervertebrales  actúan  como  una  esponja,  es  decir,  tienen  la 






espesor  uniforme  y material  cartilaginoso  llamado  endplate  o  carilla  vertebral,  que 
actúa como transición entre los dos materiales. 
 






























La  degeneración  es  un  proceso  por  el  cual  el  disco  intervertebral  reduce  su 
contenido  de  proteoglicanos  y  agua,  produciendo  una  pérdida  de  altura  del  disco 
intervertebral  y  una  posible  inestabilidad  de  la  columna.  Se  trata  de  un  evento  en 
cascada que acelera y magnifica  los  fallos estructurales y biomecánicos  relacionados 
con la edad. 
 
La  clasificación  de  la  degeneración  no  es  unánime,  puesto  que  existen  en  la 
literatura  múltiples  escalas  que  gradúan  el  proceso  degenerativo.  Una  de  las  más 
aceptadas es  la definida por Thompson (23) que gradúa  la degeneración en 5 niveles 














El dolor lumbar tiene múltiples causas. En los casos donde los tratamientos 
conservativos fallan son indicadas técnicas quirúrgicas como la artrodesis o la 
artroplastia.  
   









































Una  de  las  primeras  técnicas  quirúrgicas  en  aparecer  fue  la  artrodesis.  Esta 
técnica utiliza para controlar el dolor asociado a un movimiento anormal o  inestable 










iliaca‐  conlleva  riesgos de morbilidad y prolonga  la  intervención quirúrgica. Además, 














de  la columna después de  la  intervención. La mayoría de  la carga  la soportan 
los discos adyacentes, que quedan sobrecargados tras la operación. 
   
- Tras  la  fusión  completa,  el  trabajo  del  disco  intervertebral  disminuye 
drásticamente, salvo para el caso de extensión. 
 
- La  inserción de  los tornillos hace que  las tensiones en  las vértebras afectadas 
aumenten. 
 









    
 
El objetivo de la fusión intervertebral es formar un sólido capaz de soportar las 










Consiste  en  la  implantación  de  una  prótesis  comercial  con  o  sin  fijación 
mediante tornillos (25). Para ello se extrae el núcleo del disco intervertebral herniado 
o degenerado y a continuación  se  introduce  la prótesis  (Figura 8), cuya  talla ha  sido 
determinada en el preoperatorio en función de la altura del disco en cada paciente. En 






















va  extendiendo  a  los  segmentos  adyacentes  como  secuela  a  largo  plazo.  Es 
mucho más  frecuente en  casos donde  se ha  realizado una  fijación posterior. 
Parece ser consecuencia de la alteración de las tensiones tras la fusión lumbar. 
 
Los  resultados  de  esta  técnica  aportan  un  éxito  clínico  del  92%,  con  una 
reincorporación al trabajo de un 93% de los pacientes. 
 






de  los discos. Sin embargo,  la  fusión de varios  segmentos  tiene como  resultado una 








Aun  así,  el  reemplazo  total  del  disco  aumenta  el  riesgo  de  inestabilidad  y 
promueve  la  degeneración  más  rápida  de  los  segmentos  adyacentes  frente  a  la 
















En  este  capítulo  se  define  el  modelo  inicial  desarrollado  por 
Vincenzo  Moramarco(1)  sobre  el  que  se  apoya  toda  la 
investigación y  cálculos  realizados. A partir de este modelo  se 
introducirán  nuevas  características  que  hagan más  realista  la 
simulación.  El  objetivo  perseguido  es  el  de  comprobar  su 
validez.  Para  ello  se  realiza  la  comparación  de  los  resultados 






Para  el desarrollo de  este proyecto  se ha  tomado  como punto de  partida  el 
modelo de columna  lumbar  (L1‐S1) desarrollado mediante el  software de elementos 
finitos  Abaqus,  por  Vincenzo  Moramarco  (1).  Dicho  modelo  comprende  los  cinco 
cuerpos  vertebrales  de  la  columna  lumbar  y  parte  del  sacro,  además  de  los 
correspondientes tejidos intervertebrales: discos, endplates y ligamentos. 
 
Sobre  este modelo  se han  realizado  todas  las modificaciones para  crear uno 
















En  el modelo  inicial,  los  cuerpos  vertebrales mallados  superficialmente  eran 
considerados como sólidos rígidos, con lo cual no existía movimiento relativo entre los 
distintos puntos de una misma vértebra. 










El  modelo  resultante  está  formado  por  359.364  elementos  tetraédricos  y 
68.132  nodos,  además  de  los  elementos  triangulares  de  las  superficies  de  las 
vértebras. 
 
Una vez obtenida  la malla completa de  las vértebras se han creado  los grupos 
de  elementos  y  nodos  necesarios  para  la  aplicación  de  contactos  entre  cuerpos  y 
condiciones de contorno, así como para la asignación de material. En el caso del hueso, 
el  tejido  está  dividido  ‐como  se  ha  visto  anteriormente‐  en  dos  materiales 
diferenciados:  una  capa  superficial  a  lo  largo  de  toda  la  vértebra  está  formada  por 
hueso  trabecular,  mientras  que  en  el  interior  de  la  misma  se  encuentra  el  hueso 
esponjoso. Para poder asignar las propiedades se han creado dos grupos (Figura 10), el 
primero de ellos formado por la primera capa de elementos tetraédricos de la malla, y 
el  segundo  por  el  resto.  En  el  caso  de  las  apófisis,  se  han  considerado  únicamente 































Las  condiciones  de  contorno  es  necesario  aplicarlas  en  una  superficie  rígida, 
con  el  objetivo  de  poner  una  carga  distribuida  en  toda  la  superficie.  Para  ello  se 
definen L1‐TOP y S1‐BOT como superficies rígidas: en el caso de la primera para poder 













En  el  espacio  entre  dos  cuerpos  vertebrales  se  encuentran  los  discos 






















Al  igual  que  en  las  vértebras,  en  el  caso  de  los  discos  también  existen  dos 






primera  y  última  capa  de  los  discos  intervertebrales  una  fina  malla  de  elementos 






















 El  modelo  completo  se  observa  en  la  Figura  16:  en  él  se  pueden  ver  los 
diferentes  segmentos  óseos  unidos  por  los  ligamentos,  así  como  la  posición  de  los 






Grupo  Nº nodos  Tipo elemento  Nº elementos 
Hueso  68.132  C3D4P  359.364 
Discos  35.707  C3D8P  29.527 
Endplates  27.456  C3D8P  17.360 










Partiendo del modelo de elementos  finitos mallado  con el  software  Ideas,  se 
exporta a un archivo de Abaqus para realizar los cálculos numéricos. En este archivo se 
asignan  las  propiedades  correspondientes  a  cada  uno  de  los  grupos  definidos 
anteriormente. 
 














El  anillo  fibroso  es  una  estructura  lamelar  cuyas  láminas  se  encuentran 
distribuidas en forma de anillos concéntricos. Estas láminas a su vez tienen unas fibras 
orientadas a ±30º respecto a la vertical. Para su modelado se ha supuesto el origen de 
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siendo m  un  parámetro  fijo  e  igual  a  22,  k0  la  permeabilidad  inicial  y  n0  la 
porosidad inicial. Se calcula la porosidad en función de la deformación como: 
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A  los  endplates  se  les  asocia  un  material  de  comportamiento  isótropo  y 












Por  último,  para  caracterizar  los  ligamentos,  se  tiene  en  cuenta  que  cada 
membrana tiene un área efectiva, así como un módulo elástico diferente. Como se ha 
explicado en el modelo, para representar estas membranas se han empleado barras de 
diferentes  secciones  distribuidas  uniformemente.  Las  propiedades  y  áreas 






















 Ligamento  E1 [Mpa]  E2  ϵ12  Elementos  Área (mm2) 
ALL  7,8  20  0,12  5  32,4 
PLL  1  2  0,11  5  5,2 
LF  1,5  1,9  0,062  3  84,2 
ITL  10  59  0,18  4  1,8 
SSL  3  5  0,2  3  25,2 
           
Ligamento  Segmento  Área (mm2) Coef. Poisson  Elementos  Rigidez (N/mm) 
JC  L1‐L2  43,8  0,4  6  42,5±0,8 
   L2‐L3           33,9±19,2 
   L3‐L4           32,3±3,3 
   L4‐L5           30,6±1,5 
   L5‐S1           29,9±22,0 
ISL  L1‐L2  35,1  0,4  6  10,0±5,2 
   L2‐L3           9,6±4,8 
   L3‐L4           18,1±15,9 
   L4‐L5           8,7±6,5 




























































de  4Nm  en  flexión,  ‐4Nm  en  extensión.  Con  estas magnitudes  de  carga  se  pueden 
comparar  los  resultados  numéricos  con  los  datos  experimentales  disponibles  en  la 
bibliografía (2). 
 
En  las gráficas mostradas en  la  Figura 21  se observa  la  comparación del giro 
relativo de cada segmento lumbar en función de la carga aplicada con el estudiado por 
Guan  y  colaboradores.  Los  resultados  numéricos mostrados  corresponden,  en  línea 
discontinua, a  los del modelo de vértebras  rígidas desarrollado por Moramarco y en 



































































































































 A  la vista de  los resultados se puede concluir que el modelo es válido, ya que 
reproduce de manera  fiel el movimiento de  la columna  real y, en cualquier caso,  se 
encuentra  dentro  de  los  límites  de  dispersión  calculados  por  Guan.  Las  mayores 
diferencias  se presentan  en  el  segmento  L4‐L5,  en  el  cual  el movimiento de  flexión 
produce 0,9º menos de giro relativo que el real, y en el de extensión 1,5º más. 
 
En  cualquier  caso,  la  introducción  del  comportamiento  deformable  de  las 
vértebras supone una  ligera mejora frente al modelo rígido anterior, ya que se ajusta 
mejor  a  la  curva  real.  Esta  mejora  se  observa  especialmente  en  el  caso  de  los 
segmentos L2‐L3 y L5‐S1.  
 
Una  vez  validado,  el  modelo  construido  se  utilizará  como  base  para  la 
simulación de la degeneración en el disco D45 y sus cirugías asociadas. 
 
A  lo  largo de  todo el estudio se ha  tenido en cuenta que una persona con el 


















de  disco  intervertebral  en  el  segmento  lumbar  L4‐L5  para 
observar  su  diferencia  con  respecto  al  movimiento  de  la 





Como  se  ha  visto  anteriormente  en  los  discos  intervertebrales  se  puede 
producir  un  proceso  degenerativo  por  el  cual  pierden  parte  de  sus  propiedades, 
principalmente drenadoras, provocando fuertes molestias en el paciente. 
 
Con  el  objetivo  de  ver  las  consecuencias  biomecánicas  que  causa  sobre  el 









- Rangos  de  edad:  130  pacientes  de  edad  inferior  a  45  años,  199  en  edades 
comprendidas entre 45 y 60, y 671 pacientes por encima de los 60 años. 












 Para  simular  la  degeneración  del  disco  se  han  modificado  tantos  sus 

























En  los  ensayos  realizados  sobre  este modelo  han  sido  aplicados  los mismos 
movimientos  y  condiciones  de  contorno  que  en  los  descritos  para  el modelo  sano. 





Todos  los  resultados estudiados,  tanto de giro  relativo como de  tensiones, se 
tomarán  de  este  nuevo momento,  dado  que  se  entiende  que  la  persona  intentará 
alcanzar el mismo grado de movimiento que en el caso de columna sana. 
 
Los  resultados  de  giro  relativo  entre  vértebras  para  los  4  movimientos 
simulados pueden observarse en el Anexo 1.1. Destaca el decremento de movimiento 
en el segmento L4‐L5 para extensión, a la vez que un ligero incremento de movimiento 
en  extensión  (Figura  24).  En  los  movimientos  laterales  se  produce  una  reducción 
importante  del movimiento,  debido  al  aumento  de  rigidez  del  disco  derivada  de  la 
pérdida de las propiedades permeables del anillo y del núcleo. Estos cambios producen 




























































A  la  vista  de  los  resultados  se  puede  llegar  a  la  conclusión  de  que  la 

































































































 Como  se observa en  los  gráficos de  la  Figura 26,  tanto en  la parte posterior 
como en  la anterior del disco  intervertebral  se produce un  incremento de  tensiones 
pronunciado de tracción y de compresión según el movimiento  impuesto. En el resto 
de segmentos  las tensiones siguen  la misma tendencia de carga que en el sano hasta 
los 4Nm e  incrementan  ligeramente al aplicar el  incremento de  carga necesario. Sin 
embargo,  en  los  movimientos  laterales  las  tensiones  no  varían  de  forma  tan 
pronunciada,  sino que  incluso disminuyen. Esta diferencia podría  ser  la  causante de 
que la mayoría de las hernias discales se produzcan en la parte posterior de los discos, 







































se procede a  simular  las diferentes  cirugías aplicadas hasta  la 















para  promover  el  crecimiento  del  hueso  es  el  autoinjerto.  La  consecuencia  de  este 
autoinjerto es  la  soldadura  completa del  segmento  lumbar  intervenido, mediante el 
crecimiento de cada una de las vértebras adyacentes alrededor de dicho autoinjerto. 
 
En el modelo  creado,  la  fijación mediante  tornillos  se  simulará por medio de 















una  geometría  asimétrica,  teniendo  en  cuenta  la  aleatoriedad  producida  por  el 
cirujano  al  practicar  los  taladros.  La  estructura  consiste  en  dos  pares  de  tornillos 







Una  vez  creada  la  geometría  se  exporta  a  I‐deas,  donde  será  colocada  de 







El  modelo  resultante  de  elementos  finitos  que  forman  los  tornillos  está 
recogido en la Tabla 8. 
 
Grupo  Nº nodos  Tipo elemento  Nº elementos 

























Además  de  los  contactos  definidos  en  el  modelo  sano,  se  crean  cuatro 
contactos más de cada uno de los tornillos con su respectivo agujero en la vértebra. 
 
























 Se  observa  claramente  que  el  disco  D45  ha  quedado  sin  tensionar,  en 








este  caso  L4‐L5.  Esta  reducción  de movimiento  se  traduce  en  un mayor momento 
necesario  para  conseguir  el  mismo  giro  absoluto  de  L1:  ‐5,31Nm  en  extensión, 
5,313Nm en flexión, ‐5.56 en giro a la izquierda y 5.708 en giro a la derecha. 
 
En  la  Figura  33  se  puede  observar  la  reducción  casi  total  de movimiento. Al 
estudiar  la simulación con un giro absoluto  igual que en  la columna sana, se observa 






























































De  estos  resultados  se  desprende  la  conclusión  de  que  este  tipo  de  cirugía 
reduce en un 90% el movimiento del segmento afectado en el movimiento de  flexo‐
extensión,  y  en  un  50%  los  giros  laterales,  incrementando  el  giro  en  el  resto  de 
segmentos.  
 
Para  realizar  el  movimiento  completo  se  requiere  una  fuerza  superior  a  la 







Este  incremento de  giro  relativo  en  el  resto de  segmentos  lleva  asociado un 






























Con  la  aparición  de  las  prótesis,  se  comenzó  a  utilizar  los 
espaciadores  intervertebrales  como  descompresores  de 
tensiones en el disco afectado, puesto que debido a  su mayor 
rigidez  las absorbe. Sin embargo, hay diferencias de opinión, y 
actualmente  hay  profesionales  que  prefieren  fijar 
adicionalmente las dos vértebras mediante tornillos para evitar 
la  migración  de  la  prótesis.  A  lo  largo  de  este  capítulo  se 




La  fusión  modifica  el  entorno  mecánico  de  la  columna,  produciendo  la 
degeneración  de  los  segmentos  vertebrales  adyacentes.  En  los  últimos  años  se  han 
desarrollado  nuevos  implantes  que  reemplazan  el  núcleo  pulposo,  absorbiendo  la 
carga y conservando  la movilidad. Esta  técnica se realiza de manera muy similar a  la 
artrodesis  vista en el Capítulo 5.  En este  caso, en  lugar del  autoinjerto extraído del 
paciente para la osificación del disco se utiliza un espaciador intervertebral. 
 
Estos  espaciadores  intervertebrales  están  fabricados  en  PEEK,  un  polímero 
biocompatible. Se colocan en el espacio que deja libre el núcleo, raspando un poco el 
anillo  fibroso por su zona  interna para conseguir  la adaptación a  la prótesis. De esta 









Para  la  inserción  del  implante  protésico  hay  que  tener  en  cuenta  el 
procedimiento  médico.  Este  procedimiento  consiste  en  la  extracción  del  núcleo 
pulposo  del  disco  dañado,  a  través  de  una  incisión  en  la  parte  posterior.  A 
continuación  se adecúa el espacio  interior del anillo  fibroso, mediante  raspado, a  la 
geometría de la prótesis. Por último, se inserta el implante por la misma incisión por la 








colocar  en  la  columna,  reemplazando  al  anillo  fibroso  sano.  El  nuevo  anillo  fibroso 









La  primera  de  las  prótesis  modeladas  es  el  implante  comercial  OLYS  (38), 
























































































Grupo  Nº nodos  Tipo elemento  Nº elementos 
OLYS  16.413  C3D4  88.090 
D45 ‐ OLYS  2.726  C3D8P  1.872 
PLIF  27.046  C3D4  141.054 








han  utilizado  hasta  ahora.  El  disco  afectado  D45  se  modela  como  anillo  fibroso 
degenerado. 
 
Los  implantes  de  fijación  posterior  son  de  titanio,  como  se  ha  visto  en  el 
capítulo  de  artrodesis,  mientras  que  los  espaciadores  intervertebrales  son  de  un 
















superficies  superior  e  inferior,  denominadas  Prótesis_TOP  y  Prótesis_BOT,  que 
entrarán en contacto con  la parte  inferior de  la vértebra L4 y con  la superior de  la L5 




objetivo  de  que  cada  una  de  las  piezas  tenga  libertad  en  su  movimiento  relativo 
respecto de la otra, se definen sus contactos por separado.  
 Como en el caso anterior, cada una de  las dos partes entrará en contacto con 
las  vértebras  superior  e  inferior.  Para  el  contacto  en  los  laterales,  se  han  definido 










Con  los contactos definidos,  se  imponen  las mismas condiciones de contorno 






Debido  a  la  rigidez  predominante  del  titanio  sobre  el  resto  de  materiales 











































que  la  artrodesis  con  una  disminución  de  tensiones  en  el  disco  D45  del  100%.  El 





















eliminación de  los tornillos que fijan  las vértebras  intervenidas. 
Se plantea como técnica novedosa en la medicina actual puesto 
que algunos profesionales ya están aplicando esta  técnica con 




Con  el  objetivo  de  probar  si  esta  nueva  técnica  es  beneficiosa  para  la 




Es  decir,  siguiendo  el  procedimiento  de  la  cirugía,  se  ha  extraído  el  núcleo 



























cada  parte  del  disco  intervenido  según  el  movimiento  en  el  caso  de  implantar  la 










columna  lumbar sana. Estos cambios  implican  la aplicación de una carga mayor para 










































































































En  el  caso  de  colocar  la  prótesis  PLIF  en  el modelo,  realizando  los mismos 
ensayos  se obtiene  una  reducción de  tensiones  en  este  caso  algo más  pronunciada 



































































































































































L1  igual  al  logrado  con  4Nm  en  el modelo  sano  es:  4.65Nm  a  flexión,  ‐4.72Nm  a 
extensión,  4.613Nm  a  giro  lateral  hacia  la  derecha  y  ‐4.76  a  giro  lateral  hacia  la 
izquierda. Son valores  ligeramente superiores a  los necesarios para  la prótesis OLYS. 
Este  aumento  es  debido  a  que  la  reducción  del  movimiento  relativo  en  L4L5  que 
implica  la  colocación de esta prótesis es  superior  al de  la prótesis OLYS: 44.62%  en 








A  la  vista  de  los  resultados  biomecánicos,  se  podría  concluir  que  la  prótesis 
OLYS  consigue  reproducir  de manera más  fiel  el movimiento  de  la  columna  lumbar 
humana  sana,  aunque  este  estudio  no  permite  discernir  las  ventajas  puramente 
biológicas como son el crecimiento de hueso a  través de  las prótesis o  las molestias 
que cada una provoca en el paciente.   
OLYS ‐ flexión 3,82 86,1% 0,619 13,9% ‐3,71 90,7% ‐0,379 9,3%
PLIF ‐ flexión 3,597 81,4% 0,821 18,6% ‐4,456 91,0% ‐0,4419 9,0%
OLYS ‐ extensión 4,24 88,3% 0,56 11,7% ‐5,126 77,8% ‐1,461 22,2%
PLIF ‐ extensión 5,392 86,6% 0,8317 13,4% ‐7,434 81,0% ‐1,746 19,0%
OLYS ‐ derecha 5,398 92,4% 0,443 7,6% ‐4,035 87,6% ‐0,572 12,4%
PLIF ‐ derecha 7,734 94,0% 0,4903 6,0% ‐7,153 90,6% ‐0,745 9,4%
OLYS ‐ izquierda 5,762 92,6% 0,4583 7,4% ‐5,28 90,6% ‐0,545 9,4%
PLIF ‐ izquierda 5,085 88,7% 0,648 11,3% ‐9,246 92,4% ‐0,759 7,6%
Tensión máxima Tensión mínima




















cargas de  compresión del  giro  lateral hacia  la derecha.  En  general,  todos  los discos 











































































































































































prótesis  del  tipo  OLYS  que  absorbe  la  sobretensión  del  disco  afectado  sin  alterar 
demasiado el estado del resto de elementos. 
 
7.2.3.  Posibles  modificaciones  de  la  biomecánica  lumbar  tras  el  paso  del 
tiempo. 
 
El  aumento  de  tensiones  en  los  discos  intervertebrales  adyacentes  a  un 
segmento  operado  provoca  una  aceleración  en  la  degeneración  de  los mismos.  Por 
este motivo es  interesante observar el efecto  sobre  la biomecánica  lumbar  causado 
por el paso del tiempo. 
 
Para  ello  se  han  cambiado  las  propiedades  de  los  discos D34  y D51  por  las 
propiedades de disco degenerado  (Tabla 7) en cada uno de  los modelos con prótesis 
sin  fijación posterior. La  fuerza necesaria para  realizar un movimiento equivalente al 
de  la columna sana, en el modelo con prótesis OLYS, es de  ‐4,81Nm para extensión, 
5,137Nm  para  flexión,  ‐5,49Nm  para  giro  a  la  izquierda  y  5,353Nm  para  giro  a  la 









similar  en  los  dos  modelos.  En  el  segmento  intervenido,  el  giro  relativo  aumenta 
ligeramente  respecto del modelo  con  los discos  adyacentes  sanos,  continuando por 
debajo del giro sano (Figura 56). Los segmentos adyacentes L3‐L4 y L5‐S1 disminuyen 
su giro relativo debido a  la  incremento de rigidez que provoca  la degeneración en  los 
discos  (Figura  57).  Esta  tendencia  es más  acentuada  en  el  caso  del  segmento  L3‐L4 
debido a su mayor movilidad. Este decremento de movimiento se ve compensado por 




En el gráfico de  la Figura 58  se puede observar  la  relación de  incremento de 
giro relativo de cada segmento en porcentaje sobre el giro de la columna sana para el 





























































































































































































































































Después del  estudio de  los  cambios biomecánicos que  implica 
cada una de las cirugías y los efectos que estas llevan asociados, 
se ha realizado una comparativa entre ellas. El objetivo de este 
capítulo  es  extraer  las  conclusiones,  derivadas  de  la 
comparativa, que permitan discernir cuál es la cirugía que desde 
el  punto  de  vista  ingenieril  permita  recuperar  un  estado más 
natural. 
 8.1.	 Comparación	 de	 la	 fuerza	 necesaria	 para	 conseguir	 el	 giro	
natural.	
 




real,  la  gente  dobla  sus  columnas  de manera  similar  independientemente  de  si  su 
columna  está  sana  u  operada.  Por  tanto,  es  recomendable  estudiar  diferentes 








absoluto es el  implante OLYS sin  fijación posterior, seguido de cerca por el  implante 





























































































































tiene sobre la biomecánica de  la columna  lumbar. En todos  los casos se producía una 
reducción de movimiento en el segmento  intervenido, L4‐L5 en este caso. Al  intentar 
conseguir  un  giro  absoluto  de  L1  igual  al  sano  para  cada  uno  de  los  modelos,  la 
reducción de movimiento del segmento afectado provoca un incremento de giro en el 
resto de segmentos. Otros autores (40) han realizado ensayos in vitro que muestran la 














caso  de  añadir  también  la  fijación  posterior  con  tornillos.  Para  el  movimiento  de 
extensión, el giro con prótesis intervertebral está entre un 80 y un 107% con respecto 
al  sano, mientras que  si  se añade  fijación posterior  se  reduce hasta un 18% del giro 










 No  se puede hacer una comparación cuantitativa debido al carácter no  lineal 
del comportamiento de la columna, puesto que los datos experimentales son para una 
carga de 10Nm mientras que el estudio  se ha  realizado  con una  carga de 4Nm.  Sin 
embargo,  comparando  cualitativamente  la  tendencia  de  reducción  de movimiento, 
también  se observa que  las cirugías con  fijación posterior  reducen entre un 80 y un 
90% del movimiento, es decir, permiten el 10 – 20% del movimiento de  la  columna 




En otros estudios de elementos  finitos se ha observado  también  la  tendencia 
del incremento del giro en los segmentos adyacentes. Este es el caso de Shih‐Hao Chen 
y  colaboradores  (16),  que  realizan  el  cálculo  computacional  con  la  prótesis  PLIF.  En 
este caso el segmento intervenido es el L3L4, y encuentran incrementos de ROM en el 
segmento  superior  del  23%,  18.6%,  5.7%  en  flexión,  extensión  y  giro  lateral, 
respectivamente.  En  el  segmento  inferior  los  incrementos  mostrados  son  de  6%, 
12.1%, y 8.5% para flexión, extensión y giro lateral, respectivamente.  
 
En  el  presente  estudio  los  incrementos  observados  en  los  segmentos 
adyacentes  al  intervenido  (L4L5)  son  12.36%,  14.7%,  8.66%  y  10.87%  en  flexión, 
extensión, giro a  la derecha y giro a  la  izquierda para el segmento superior y 9.23%, 









prótesis  de  disco  intervertebral  que  no  implique  la  fijación  posterior  mediante 
tornillos, es decir, que no  lleve asociada  la fusión del segmento  intervenido. Entre  los 
dos  diseños  de  prótesis  simulados  no  se  encuentran  diferencias  demasiado 
significativas,  aunque  la  prótesis  OLYS  consigue  un  movimiento  más  natural  de  la 
columna. 
 














de  los  discos  adyacentes,  como  secuela  principal  a  largo  plazo  de  una  fusión 
intervertebral.  Este  síndrome  es más  común  en  las  cirugías  que  requieren  fijación 





































































































A  la  vista  de  los  resultados  se  observa  que  las  tensiones  provocadas  en  los 
discos adyacentes a causa de  la  fijación posterior es mucho mayor  (40‐50%) que  las 




En  conclusión,  las  cirugías  con  fijación  posterior  reducen  el  giro  relativo  del 
segmento intervenido casi por completo. Para suplir esta reducción de movimiento el 
resto  de  segmentos  tiene  que  incrementar  su  giro  relativo,  provocando  grandes 
tensiones  que  conlleva  la  degeneración  del  resto  de  discos  intervertebrales.  Sin 










































































































mayor  giro  en  el  resto  de  segmentos.  A  la  vez  que  carga  estos  discos  con 
tensiones mayores. 
- El  incremento  de  giro  entre  el  resto  de  segmentos  lleva  asociado  un 
incremento de tensiones en los discos intervertebrales. 
- La  cirugía  que menos  afecta  al  giro  relativo  es  el  implante OLYS  sin  fijación 
posterior. Aunque no existen diferencias demasiado significativas entre ambos 
implantes sin fijación. 


















Por último, desde un punto de  vista preventivo,  se podría  ver  la  relación de 
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